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博士論文題目 
光導波路型マイクロアフィニティセンサの構築 
 
近年、様々な分野においてバイオ・化学的な分析の需要が高まっている。そのような中で、高
い選択性と感度を持つ酵素、抗体、DNA などの生体由来の分子識別素子を用いたバイオセンサに
注目が集まっている(1-3)。バイオセンサの課題として、酵素や抗体などが非常に高価、化学的に不安
定、繰り返しでの使用が不可能といったものがある。これらの課題を解決するために、センサの小
型化が求められている。これにより、必要な分子識別素子や測定試料の軽減によるコストの削減や
患者への負担軽減が期待される。また、バイオセンサにおいてラベリングと呼ばれる技術も問題と
なっている。これは測定対象の分子に蛍光物質などを修飾し、シグナルを増幅する技術である。し
かし、このような蛍光物質の修飾によって測定対象の分子の挙動が変化してしまうといった問題点
があった。よって、現在ラベルフリーでの測定が注目を集めている。ラベルフリーでの測定では、
より高感度な測定素子が必要となる。代表的なラベルフリー測定素子として、水晶振動子マイクロ
バランスや表面プラズモン共鳴などがある(4, 5)。これらは非常に高感度なセンサであるが、構造上
センサの小型化が難しい、測定装置が複雑であるといった欠点を持っていた。 
光導波路センサはデバイスの小型化が容易であり、測定原理も単純であるため、バイオセンサ
の課題を解決するための手法として最適であると考えた。しかし、既存の光導波路を用いたバイオ
センサはセンサ感度を増大させるためにセンサの全長を伸ばしているものがほとんどであり、バイ
オセンサの課題の解決には至っていない。そこで本研究では、必要な感度を保ちつつ、センササイ
ズを 100 µm 程度まで小型化することを考えた。そのために、2 通りの新規光導波路センサを構築
した。一つは方向性結合器、二つ目はマルチモード干渉計へエアホールを形成したエアホール型光
導波路といったものである。方向性結合器は 2 本の平行な導波路からなり、この２本の導波路の谷
間に強い光の集中が起こる。この谷間の強い光をセンシングに用いることで、光導波路センサの感
度向上を目指す(6)。2 つ目のエアホール型光導波路は、エアホールを周期的にマルチモード干渉計
のセンサ部分に配置することで、光の散乱を抑え、より光の強度の強い導波路内部の光をセンシン
グに用いるというコンセプトである。 
また、バイオセンサの問題の根源である、抗体などの生体由来の分子識別素子を人工合成され
たポリマーへと置き換えることを考えた。分子鋳型ポリマー（MIP）と呼ばれる材料は、ポリマー
材料を用いてタンパク質などの吸着を行うものである(7-9)。MIP は成膜が容易・安価であり、化学的・
物理的に安定している。また、最大の特徴として、繰り返しでの測定が可能となる。よって、抗体
などの生体由来の分子識別素子に変わる材料として期待されている。本研究では測定対象タンパク
質としてヒト血清アルブミン（HSA）を用いた。HSA は血中に 70%と最も多く存在するタンパク
質である。HSA 濃度は血中では肝臓疾患、尿中では腎臓疾患を診断する上でのマーカータンパク質
となっている。それぞれ健常者の場合 35-50 mg/ml, 2.2-25 µg/ml 程度含まれている。尿中の HSA は
25 µg/ml を超えると腎臓疾患の恐れがあると診断される(10)。そのため診断医療では検出限界 20-30 
µg/ml の検出手法が用いられる。本研究ではセンサ領域長を 100 µmt と小型化しつつ、検出限界 25 
µg/ml 以上を光導波路センサ及び分子鋳型ポリマーで実現することを目指した。 
本研究では 2 章で方向性結合器のバイオセンサとしての能力を示した。続いて 3 章では方向性
位結合器と分子鋳型ポリマーの組み合わせによるタンパク質の測定を行なった。4 章では新規にエ
アホール型光導波路を作製し、分子鋳型ポリマーと組み合わせることによって、方向性結合器から
の感度及び検出限界の向上を示した。小型光導波路センサの新規構築とそれへの MIP の最適化によ
り、小型、繰り返し使用可能なバイオセンサの構築を目指した。 
 
第 1 章 序論 
マイクロ光導波路開発に向けた研究の端緒端緒から現在の動向までを概説した。センサの小型
化よりも高感度化を目指す従来の光導波路構築の現状や、バイオセンサにおける分子識別素子の不
可逆的な反応によりデバイスを使い捨てにせざるを得ない、化学的に不安定、高価であると言った
解決すべき課題を明らかにすることで本研究の背景について述べた。本研究ではバイオセンサ全体
の課題を解決するために以下の 3 つのアプローチを検討した。 
①	 方向性結合器のバイオセンサへの利用 
②	 安価かつ高い安定性を持つ分子鋳型ポリマーによる繰り返し測定の実現 
③	 導波路センサへのエアホール形成によるセンサ感度の増大 
以上のような検討により、必要感度を保ちつつ、センサの小型化による必要試料の軽減と、繰り返し使
用可能なデバイスの構築を目指す。 
 
第 2 章 光方向性結合器型センサの構築(2) 
光導波路センサは導波路の外へ染み出したエ
バネッセント場をセンシングに用いている。その
ため染み出す光の量が多いほど感度は向上する
と考えた。方向性結合器はその構造上２本の導波
路の谷間への非常に強い染み出し光が発生する。
そのため、バイオセンサとして応用することで、
高いセンサ感度を得られるのではないかと考え
た。本章では方向性結合器型光導波路のバイオセ
ンサとしての性能を確認した。方向性結合器とは
２本の平行な導波路からなり、片方の導波路へ入
射した光が、２本の導波路が光の波長程度まで接
近したセンサ領域において周期的にそれぞれの
導波路へと移動する【Fig. 1(a)】。センサ領域が終
わり、再び導波路が分岐することで、その時の光
強度の分布がそのまま保存され、シグナル s1, s2
として検出される。この時光が片方の導波路から
もう一方に完全に移行するのに必要な伝搬距離
を結合長（Lc）という。本章では、初期実験とし
てデバイスの作製が安価かつ容易であるネガ型
フォトレジスト（SU-8）を導波路材料としたデバ
イスを作製した。測定ではセンサ領域表面へ分子
識別素子を修飾し、測定対象分子の溶液を流すこ
とで、センサ領域表面へ吸着させ、それによって
生じる屈折率変化を利用した【Fig. 1(b)】。 
電磁界シミュレーションにより、方向性結合器
のバイオセンサとしての性能確認及びデバイス
 
Figure 1	 (a) DC センサの構造 (b) 微小流路中の DC
センサ (c) 光学測定系 (d) CCD カメラによるシグナ
ルの近視野像 
の設計を行った。計算は方向性結合器方周辺の屈
折率を変化させ行った。 
本センサはネガ型フォトレジスト（SU-8）を電
子線描画装置で直接パターニングすることで作
製している。まず、SU-8 を厚さ 700 nm 酸化シリ
コン表面にスピンコートした。続いて電子線描画
装置でデバイスをパターニングした。最後に SU-8
を現像することでデバイスを作製した。デバイス寸法は、電磁界シミュレーションの結果に基づき、
幅 600 nm、センサ領域での２本の導波路間隔 300 nm、センサ領域とそれをつなぐ入射、出射導波
路の角度 5˚とした。作製したデバイスは電子線顕微鏡（SEM）を用いた構造の確認が行われた。 
測定は波長 635 nm の半導体レーザーを用い、対物レンズで絞った光をデバイス端面から入射し
た【Fig. 1(c)】。端面からの出射光を CCD カメラによって検出した【Fig. 1(d)】。検出されたシグナ
ル s1, s2は以下の結合モード理論式を用いて結合長が計算された。 
 𝐼" = 	 %&%'(	%)         (i = 1,2).  (1)  
 𝐼*(𝑧) = 	 (sin 12*34)*. (2)  
ここで、Iiは検出光の規格化光強度、z はセンサ領域長を表す。 
最初に 10 nM の量子ドット修飾 DNA の検出実験を行なった。量子ドットはセンサ表面の屈折率
変化量を増大させるための錘として重りとして用いられた。まず、センサ領域の表面への DNA 修
飾がなされた。プロトン触媒を用いて、アミノ基の修飾された一本鎖 DNA と SU-8 導波路表面のエ
ポキシ基を反応させた。検出はセンサ領域の長さが 20-1560 µm と異なるデバイス 20 種類を用いて
行なった。 
 
Figure 2	 SEM 像 (a) DC センサ断面 (b) 平面図 
 
Figure 3	 センサ領域長の異なる DC センサでの QD-DNA 進出結果 
続いて、ストレプトアビジンというタンパク質
の測定を行なった。本測定実験ではセンサ領域長
560 µm のデバイスを用い、導波路と直行するよう
に PDMS 流路を貼り合わせた。測定では、シリン
ジポンプを用いて流速 1 mm/s でまず PBS が流さ
れ、続いて 1 µM のストレプトアビジン溶液が流
された。最後に再び PBS によってセンサ表面の洗
浄が行われた。測定はストレプトアビジン濃度 0.1, 
0.25, 0.5, 1.0 µM で行われた。 
電磁界シミュレーションの結果、センサ周辺の
屈折率と結合長の間には線形性があることが分
かった。このことから、本デバイスは出射光の比
率から結合長を計算することで、センサ表面への
吸着物質の濃度を定量可能であることが分かっ
た。 
作製したデバイスを SEM で確認したところ、
設計値との誤差が10%以内と非常に高精度に作製
することができた【Fig. 2】。 
量子ドット修飾 DNA の検出では、センサ領域
長の異なるそれぞれのデバイスでのシグナル変
化量を結合モード理論式へフィッティングした
ところ、よく一致した。最もセンサ領域長の短い
20 µm のデバイスにおいても有意なシグナル変化
が見られた。また、最もセンサ領域長の長い 1560 
µm のデバイスでは、シグナルの増大が確認された。このことから、光導波路センサではセンサ領
域を伸ばすほど、感度の増大が起こることを示した【Fig.3】。 
ストレプトアビジンの測定では、検出されたシグナルから、ストレプトアビジン吸着による結
合長変化量が計算された。その結果、電磁界シミュレーションでの計算結果と同様に、ストレプト
アビジン濃度と結合長変化量の間に線形性があることが示された。これより、本デバイスでのタン
パク質の定量測定が可能であることを示した。また、本デバイスでは 11.3 µg/ml の検出限界を達成
した【Fig. 4】。 
 
第 3 章 分子鋳型ポリマーでのタンパク質検出 
バイオセンサに用いられている分子認識素子
の欠点である作製過程が複雑かつ高価、化学・物
理的に不安定、繰り返しでの測定が不可能といっ
た問題を解決するとして、分子鋳型ポリマ （ーMIP）
が注目を集めている。MIP は測定対象の分子と相
互作用する基質を持った機能性モノマーを用い
てポリマーを形成することで特定の分子のみを
吸着する吸着孔を形成する【Fig. 5】。本研究では、
2 章で小型化に成功した方向性結合器のセンサ領
域表面へ MIP を形成することで、繰り返し測定の
実現を目指す。本実験では、測定対象としてヒト
血清アルブミンを用いた。本タンパク質は腎臓疾
 
Figure 4	 ストレプトアビジン溶液に対するシグナル
応答 (a) SA 溶液(1.0 µM)導入時の相対光強度変化（小
グラフ）と式(2)より計算された結合長の変化量 (b) 
結合長変化量の SA 濃度依存性 
 
Figure 5	 分子鋳型ポリマーの概念図 
患の診断のためのマーカータンパク質として用
いられており、尿中に 25 µg/ml 以上含まれると腎
臓疾患と診断される。そこで本研究では、検出限
界 25 µg/ml 以下を目標とした。MIP 形成のための
機能性モノマーとしてピロリジルアクリレート
を用いた。本モノマーは NH+基を持ち、タンパク
質の COO-基と静電的相互作用により配位する。 
本実験には窒化シリコンを導波路材料とし、セ
ンサ領域長 113 µm の方向性結合器を用いた【Fig. 
6】。DC のセンサ領域へポリマー薄膜を修飾した。以下に MIP の成膜手順を示した。ヒト血清アル
ブミン（ターゲット分子）、ピロリジルアクリレート（機能性モノマー）、2-メタクリロイロキシエ
チルフォスフォリルコリン（（MPC）（骨格モノマー）をリン酸バッファーに溶かす。デバイスチッ
プをこれらの溶液に浸け、40 ˚C で 1 h 重合する。デバイスを 0.1 M 塩化ナトリウム、0.1%ソディ
ウムドデシルサルフェイト（SDS）水溶液に 25 ˚C で 12 h 浸けてポリマー中のタンパク質を取り除
く。また、MIP 以外に、ターゲット分子を含まずに重合した無鋳型ポリマー（NIP）、骨格モノマー
のみを重合した MPC を修飾した。それぞれのセンサにおいて、1 µM の HSA が検出された。また、
MIP が対象タンパク質の大きさだけではなく、アミノ酸の配列についても識別していることを確認
するために HSA と分子サイズがほぼ同じである
ウシ血清アルブミオン（BSA）（1 µM）の検出が
行われた。そして、MIP の感度及び検出限界を求
めるために、濃度 0.25, 0.5, 1.0, 10 µM の HSA での
検出が行われた。MIP のシグナル再現性を確認す
るために、同一の MIP 修飾 DC センサを用いた
HSA（1 µM）の繰り返し測定を行なった。HSA を
測定したのちに、0.1 M NaCl 及び 0.1% SDS 水溶
液に 12 h 漬け、HSA を取り除く。そして再び HSA
の測定を行なった。これを 3 回繰り返し、それぞ
れの測定によって得られたシグナルの再現性を
確認した。 
Figure 7 に MIP, NIP, MPC 修飾 DC センサでの
濃度 1 µM の HSA 及び BSA の検出結果を示す。
HSA（1 µM）検出の結果、結合長変化量がそれぞ
れ 33, 6, 5 nm であった。鋳型のない NIP と骨格モ
ノマーのみで重合した MPC では HSA に対して低
いシグナルしか得られず、HSA が MIP にのみ吸着
したことが分かった。また、MIP のタンパク質に
対する選択性を確認するために行なった BSA（1 
µM）の測定では、MIP, NIP, MPC それぞれで結合
長変化量が 5, 4, 6 nm であった。これらの値は NIP
及び MPC での HSA の測定シグナルと同程度であ
った。以上の測定結果より、MIP のみが HSA を吸
着しており、タンパク質に対して高い選択性を持
つことが証明された。 
 
Figure 6	 DC センサのセンサ領域断面の SEM 像 
 
Figure 7	 HSA (1.0 µM), BSA (1.0 µM)検出時の MIP, 
NIP, MPC の結合長変化量 
 
Figure 8	 MIP での HSA 測定による検量線 
Figure 8 に MIP の HSA に対する検量線を示した。測定より、MIP の検出限界（3σ）は 0.95 µM
（63 µg/ml）、検出感度が 32 nm/µM、検出上限が 1-10 µM の間であることが分かった。 
Figure 9 に繰り返し測定の結果を示す。MIP での HSA（1 µM）の３回の測定で得られた結合長
変化量はそれぞれ 32, 34, 32 nm であった。３回の測定シグナルの変動係数は 3.4%であった。一般
的にセンサに求められる変動係数は 5%以下であるため、MIP は繰り返し測定に置いて非常に良い
再現性を示したと言える。 
以上の結果から、本実験において MIP 修飾 DC センサは HSA に対する高い選択性とシグナル再
現性を示した。このことから、HSA の繰り返し測定が可能であることが分かった。しかし、HSA
の検出限界は 63 µg/ml と、現実の HSA 診断に必要な検出限界（25 µg/ml）を達成できなかった。 
 
第 4 章 エアホール型光導波路と分子鋳型ポリマーでのタンパク質測定 
光導波路の検出限界を上げるために、センサ領域に周期的なエアホール開けることを考えた。
Figure 10(a)にエアホール型導波路の概要図を示す。本実験では、方向性結合器の２本の導波路がセ
ンサ領域において繋がっている、マルチモード干渉計をベースとした(11)。このセンサ領域に直径 160 
nm の縦穴を開けた。従来の光導波路では、導波路を伝搬する光のうち、表面に漏れ出した微弱な
電磁場をセンシングに用いていた【Fig. 10(b)】。本研究では、センサ領域に周期的なエアホールを
形成することで、より光が強く集中する導波路内
部をセンシングに用い、センサ感度の向上を目指
した【Fig. 10(c)】。エアホールは直径と間隔を調整
することで、エアホールでの光の反射光と透過光
の強め合いが起こらないようにし、光の透過率を
100%に近づけた。 
電磁界シミュレーションにより、センサ領域表
面積が最大となり、透過率の高くなるようなエア
エアホールサイズ及び間隔を求めた。また、エア
ホールの配列の違いによる透過率を確認した。続
いて、エアホール型導波路、マルチモード干渉計、
方向性結合器の厚さ 10 nm のタンパク質層の有無
による結合長変化量を計算した。 
エアホール型導波路は計算によって最も透過
率が高く、センサ領域表面積の大きくなるように
 
Figure 9	 同一センサでの 1.0 µM HSA の検出値。検出は３回行われた。結合長変化量のベースライン及び検出値
はそれぞれ 0-200, 700-900 s での検出値の平均値をとった。 
 
Figure 10	 (a) エアホール型導波路概要図 (b) エア
ホールのない、 (c) ある場合のセンシングに用いる光
強度分布の違い 
エアホール直径 120 及び 160 nm、間隔 200 nm と
設計した。また、比較としてエアホールのないマ
ルチモード干渉計も作製した。エアホール型導波
路のセンサ領域長は 100 及び 300 µm の２種類が
作製された。マルチモード干渉計はセンサ領域長
を 300 µm とした。作製したエアホール型導波路
及びマルチモード干渉計のセンサ領域表面に第 3
章と同様の手順で MIP が修飾された。 
HSA（1 µM）の検出が作製した 5 種類のデバ
イスでわれ、感度の違いが確認された。また、BSA
（1 µM）の検出により、それぞれのデバイスの選
択性が確認された。HSA の濃度 0.1, 0.25, 0.5, 1.0 
µM での測定がエアホール型導波路とマルチモー
ド干渉計で行われ、HSA に対する検出限界及び感
度が計算された。第 3 章で行われた方向性結合器
の HSA に対する検出限界及び感度との比較が行
われた。 
Figure 11 に電磁界シミュレーションによって
求めたエアホールサイズ、配列及び間隔の透過率
に対する影響を示す。エアホール直径が 0-80, 
120-160 nm では、透過率が 90%以上であるが、直
径 80 nm 及び 180 nm 以上では透過率は 75%以下
となった。直径 180 nm 以上では、エアホールに
よる導波路の平均屈折率が低下したことにより、
伝搬モードが励起しなくなるために透過率が下
がると考えられる。直径 80 nm では、エアホール
での反射光同士が強めあうことで、透過率が下が
っている。また、エアホールの配列は六方格子の
方が正方格子よりも全体的に透過率が高いこと
が Fig. 11(a)よりわかる。これは六方格子配列の方
がエアホールでの光反射の周期がより複雑なため、
反射光の強め合いが起こりにくくなるためと考え
る。また、エアホールによるセンサ領域表面積は
六方格子配列の方正方格子よりも1.15倍大きいた
め、本実験では六方格子配列を用いた。また、ホ
ールサイズ及び間隔は透過率が 90%以上となり、
センサ領域表面積が最大となる 160 nm、200 nm
とした。 
作製されたデバイスは SEM により断面が観察
された【Fig. 12】。導波路高さ 304 nm、エアホー
ル直径 163 nm と作製誤差が 5%以内であることを
確認できた。 
Figure 13 に作製した 5 種類の導波路センサに
MIP を修飾したデバイスを用いた 1 µM の HSA の
検出による結合長変化量を示す。これより、エア
 
Figure 11	 電磁界シミュレーション結果 (a) 六方格
子配列、正方格子配列におけるエアホール直径及び 
(b) エアホール間隔の透過率への影響 
 
Figure 12	 エアホール型導波路 (a) 全体 (b) 断面図
ない、 (c) ある場合のセンシングに用いる光強度分布
の違い 
 
Figure 13	 センサ領域長及びエアホール直径の異な
るエアホール型導波路及びマルチモード干渉計の
HSA（1 µM）に対する結合長変化量 
ホールのないマルチモード干渉計で最も変化量が
少なく、エアホール直径のより大きな 160 nm デバ
イスで最も変化量が大きかったことがわかる。ま
た、センサ領域長が 100 µm のエアホール型導波路
でも、センサ領域長 300 µm のマルチモード干渉計
よりも 6 倍以上大きな変化量を示すことが分かっ
た。以上のことから、エアホールの形成により検
出感度の向上が見られ、より大きなエアホールを
形成することで、感度のさらなる向上が見られた。 
BSA（1 µM）の測定をセンサ領域長 113 µm の
方向性結合器、センサ領域長 300 µm のマルチモー
ド干渉計及びセンサ領域長 100 µm、エアホール直
径 160 nm のエアホール型導波路で行い、HSA （1 
µM）での測定結果と比較した【Fig. 14】。その結
果、全てのデバイスにおいて BSA で検出された結
合長変化量は 10 nm 以下とであった。また、エア
ホール型導波路での HSA に対する結合長変化量
を方向性結合器、マルチモード干渉計と比較する
とそれぞれ 6.9, 7.3 倍へと増大した。 
同様の寸法のエアホール型導波路、マルチモー
ド干渉計及び方向性結合器方向性結合器を用いて、
濃度の異なる HSA の測定を行った結果を Figure 
15 に示す。この測定結果より、エアホール型導波
路、マルチモード干渉計及び方向性結合器の感度
はそれぞれ 154, 21, 32 nm/µM、検出限界はそれぞ
れ 20, 22, 63 µg/ml であった。以上の結果より、エ
アホールの形成によって、100 µm と非常に小型なセンサ領域長において、センサ感度及び検出限
界の向上に成功した。また、HSA の臨床での必要な検出限界 25 µg/ml 以上を達成することができ
た。 
 
第 5 章 総括 
本博士論文では、バイオセンサの課題であったセンサの小型化のために、方向性結合器のセン
サとしての利用及びエアホール形成と繰り返し利用可能な分子識別素子である分子鋳型ポリマー
の利用について述べた。エアホールを形成することで飛躍的にセンサの感度及び検出限界が向上す
ることを示した。分子鋳型ポリマーを導波路センサ表面に形成することで抗体に変わる分子識別素
子として利用可能であることを示した。また、繰り返し測定により高いシグナル再現性を示した。
最終的にエアホール型導波路と分子鋳型ポリマーを組み合わせることで、目的であったセンサ領域
の 100 µmへの小型化とHSAの診断での必要検出限界である 25 µg/mlの両方を達成することができ
た。 
 
参考文献 
(1) R. Datar, S. Kim, S. Jeon, P. Hesketh, S. Manalis, A. Boisen, and T. Thundat, "Cantilever sensors: 
nanomechanical tools for diagnostics," MRS Bull. 34(6), 449-454 (2009). 
(2) D. Grieshaber, R. MacKenzie, J. Voros, and E. Reimhult, "Electrochemical biosensors-sensor 
principles and architectures" sensors 8(3), 1400-1458 (2008). 
 
Figure 14	 エアホール型導波路及びマルチモード干
渉計の BSA（1 µM）に対する結合長変化量 
 
Figure 15	 エアホール型導波路及びマルチモード干
渉計の HSA に対する検量線 
(3) F. Vollmer and L. Yang, "Label-free detection with high-Q microcavities: a review of biosensing 
mechanisms for integrated devices," Nanophotonics 1(3-4), 267-291 (2012). 
(4) Z. Shen, M. Huang, C. Xiao, Y. Zhang, X. Zeng, and P. G. Wang, "Non-labeled QCM biosensor for 
bacterial detection using carbohydrate and lectin recognitions," Anal. Chem. 79(6), 2312-2319 (2007). 
(5) X. Guo, "Surface plasmon resonance based biosensor technique: a review," J. Biophotonics 5(7), 
483-501 (2012). 
(6) K. Uchiyamada, K. Okubo, M. Yokokawa, E. T. Carlen, K. Asakawa, and H. Suzuki, "Micro scale 
directional coupler as a transducer for biochemical sensing," Opt. Express 23(13), 17156-17168 (2015). 
(7) R. Schirhagl, "Bioapplications for molecularly imprinted polymers," Anal. Chem. 86(1), 250-261 
(2014). 
(8) G. Vasapollo, R. D. Sole, L. Mergola, M. R. Lazzoi, A. Scardino, S. Scorrano, and G. Mele, "Molecularly 
imprinted polymers: present and future prospective," Int. J. Mol. Sci. 12(9) 5908-5945 (2011). 
(9) M. Yoshikawa, K. Tharpa, and S. Dima, "Molecularly imprinted membranes: past, present, and 
future," Chem. Rev. 116(19), 11500-11528 (2016). 
(10) R. E. Wang, and L. Chang, "A homogeneous fluorescent sensor for human serum albumin," J. Pharm. 
Biomed. Anal. 7(63), 165-169 (2012). 
(11) D. Duval, A. B. Gonzalez-Guerrero, S. Dante, J. Osmond, R. Monge, L. J. Fernandez, K. E. Zinoviev, 
C. Dominguez, and L. M. Lechuga, "Nanophotonic lab-on;a-chip platforms including novel bimodal 
interferometers, microfluidics and grating couplers," Lab Chip 12(11), 1987-1994 (2012). 
  
投稿論文リスト 
 
1. K. Uchiyamada, K. Okubo, M. Yokokawa, E. T. Carlen, K. Asakawa, and H. Suzuki, “Micro scale directional 
coupler as a transducer for biochemical sensing,” Opt. Express 23(13) 17156-17168 (2015). 
2. K. Uchiyamada, K. Okubo, M. Yokokawa, E. T. Carlen, K. Asakawa, and H. Suzuki, “Directional-Coupler 
Interferometer Realizes a Miniaturized and High Sensitive Biosensor,” 2015 OSA Biomedical Optics & Photonics 
Congress: Optics in the Life Sciences, Vancouver, CANADA, BW 1A.3, April 12-15; 2015. (国際学会 
Proceedings) 
3. K. Uchiyamada, K. Okubo, M. Yokokawa, E. T. Carlen, K. Asakawa, and H. Suzuki, “Detection of specifically 
adsorbed molecules by chemical sensor based on an optical directional coupler,” The 33rd sensor symposium, 
Hirado, JAPAN, A-097, Octorber 24-26; 2016. (国内学会 Proceedings) 
4. K. Uchiyamada, K. Okubo, K. Asakawa, and H. Suzuki, “Microfabricated directional coupler-based biosensor 
for affinity sensing,” Transducers ’17, Kaohsiung, TAIWAN, M3P.050, June 18-22; 2017. (国際学会 
Proceedings) 
5. K. Uchiyamada, K. Asakawa, and H. Suzuki, “Air-holes Perforated Optical Waveguide Biosensor for Affinity 
Sensing,” Asia Communications and Photonics Conference 2017, Guangzhou, CHINA, November 10-13; 2017. 
(国際学会 Proceedings) 
6. K. Uchiyamada, K. Okubo, K. Asakawa, Y. Kamon, Y. Kitayama, T. Takeuchi, and H. Suzuki, “Directional 
Coupler with Molecularly Imprinted Polymer,” Sens. Mater., in press. 
